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Znaèenje bioaktivnih polimernih kompozita zasnovanih na amorfnome kalcij fosfatu (ACP) kao dentalnih materijala proizlazi
iz njihovoga potencijala za sprjeèavanje demineralizacije zubnih struktura i biokompatibilnosti. U posljednjih desetak godina,
u našoj su grupi sustavno istraživani odnosi strukture, sastava i svojstava ACP kompozita s ciljem da se što ravnomjernijom
raspodjelom ACP-a u organskoj matrici poboljšaju fizièko-kemijska svojstva materijala, posebice otpuštanje mineralnih iona i
mehanièka èvrstoæa. Opsežna fizièko-kemijska, mehanièka i biološka ispitivanja opisana u ovome radu pokazuju kako moleku-
larna struktura monomera i polimera, te meðudjelovanja ACP punila s organskom komponentom kompozita utjeèu na kritièna
svojstva tih materijala.
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1. UVOD
Zubni karijes je posljedica složenih meðudjelovanja zubnoga
minerala i biofilma uvjetovanih prehranom, funkcijom žlijez-
da slinovnica i genetièkim èimbenicima. Usprkos znaèajnom
napretku u razumijevanju mehanizma nastajanja karijesa,
posebice u drugoj polovici prošloga stoljeæa, on je i danas
jedna od globalno najrasprostranjenijih bolesti. Pojednostav-
ljeno gledano, lokalizirano propadanje zubnoga tkiva
posljedica je fermentacije ugljikohidrata (porast koncen-
tracije organskih kiselina uzrokuje otapanje zubnoga miner-
ala) koju pospješuju bakterije iz zubnoga plaka. Zubi su
neprekidno izloženi ciklièkim promjenama tijekom kojih pre-
vladavaju demineralizacija (oralni je pH nizak i zubni miner-
al se otapa) odnosno remineralizacija (neutralni ili bazièni pH
kada se zubni mineral obnavlja). Ovisno o tome koji od dva
navedena procesa prevladava u oralnom mediju, zubni kari-
jes æe se razviti i napredovati, razviti i potom stagnirati ili, u
rijetkim sluèajevima, mineral æe se spontano obnoviti. Glavni
je cilj klinièke intervencije saèuvati zubnu strukturu i spri-
jeèiti širenje karijesa kako bi se izbjegla potreba za restoraci-
jom zuba. Strategijski, prevencija je karijesa usmjerena na
sljedeæe: 1) redukciju rasta bakterija, 2) neutralizaciju oralnih
kiselina i 3) uporabu razlièitih remineralizacijskih tvari.
Remineralizacijski pristup temelji se na uspostavi potrebnih
koncentracija mineralnih iona u oralnom mediju što se u
praksi pokušava postiæi uporabom zubnih pasti, guma za
žvakanje i tekuæina za ispiranje usta koje sadrže kalcij i fos-
fat, te fluoridizacijom. Zbog vrlo niske topljivosti kalcij fos-
fata, posebno u prisutnosti fluorida, njihovoga minimalnog
ugraðivanja u zubni plak, te nedostatnoga lokaliziranja na
površini zuba, uporaba remineralizicijskih otopina najèešæe
ne poluèuje zadovoljavajuæe klinièke rezultate. Pojednostav-
ljeno rješenje problema je dodatak fluorida u zubne materi-
jale. Fluoridni ioni difundiraju u ošteæenu caklinu i ugraðuju
se u zubni mineral kao fluoroapatit ili fluoridom-obogaæeni
hidroksiapatit (1-4). Materijali na bazi fluorida nisu jednako
uèinkoviti u obnovi ošteæenoga dentina (5, 6). Tijekom
posljednjih petnaestak godina je posebna pozornost posveæe-
na novim remineralizacijskim pristupima koji se temelje na
kazein-fosfopeptidnom kompleksu s amorfnim kalcij fos-
fatom (ACP; 7-9) i polimernim kompozitima temeljenim na
ACP-u (10-12). U ovome je radu opisan dizajn polimernih
ACP remineralizacijskih kompozita, s posebnim naglaskom
na strukturu monomera, sastav smola i fizièko-kemijske
osobine materijala namijenjenih za razlièite primjene u
zubarstvu.
1.1. Amorfni kalcij fosfat (ACP): kemija i znaèenje u
zubarstvu
Kalcijevi fosfati (CP) su od posebnoga znaèenja u zubarstvu
kao sastavna komponenta normalnoga razvoja zubnih tkiva,
patološke mineralizacije (zubni kalkulus) i demineralizacije
(zubni karijes). ACP je jedinstven meðu CP-ima zbog svoje
nekristaliniènosti (Tablica 1). 
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CP-i s definiranom kristalnom strukturom imaju razlièite
molarne omjere kalcij/fosfat (Ca/P) i razlikuju se po mor-
fologiji i topljivosti. Sustavna istraživanja sintetièkih CP-a
upuæuju na to da u razlièitim koncentracijskim podruèjima,
temperaturi i pH, nastaju razlièiti CP-i, a stabilnost im je
definirana upravo tim parametrima. ACP, koji taloži spontano
iz prezasiæenih otopina kalcijevih (Ca2+) i fosfatnih (PO4)
iona kod baziènoga pH, smatra se prekursorom u nastajanju
hidroksiapatita (HAP; 13, 14). HAP je termodinamièki stabi-
lan oblik CP-a u neutralnim i baziènim otopinama. Brzina i
stupanj pretvorbe ACP-a u HAP prvenstveno su ovisni o
TABLICA 1. 
Kemijska formula, Ca/P molarni omjer i topljivost kalcij fosfatnih (CP) minerala
TABLE 1. 
Chemical formula, Ca/P molar ratio and solubility of calcium phosphate (CP) minerals
kemijskom sastavu mikrookoline (prisutnost anorganskih
kationa i aniona te organskih molekula, koji se adsorbiraju na
površini ACP-a, ugraðuju u njegovu strukturu ili pak sutalože
s ACP-om).
CP materijali namijenjeni za regeneraciju èvrstih tkiva atrak-
tivni su prije svega zbog visokoga stupnja biokompatibilnos-
ti. ACP je dodatno zanimljiv jer može održati dugotrajni
dotok Ca2+ i PO4 iona nužnih za obnovu ošteæenih mineral-
nih struktura i tako usporiti razvoj ili sprijeèiti nastanak kari-
jesa. Zbog tih osobina, bioaktivni ACP kompoziti nalaze
* Skraæenice su izvedene iz engleskih naziva. ** Približna formula, omjer Ca/P je promjenljiv; topljivost se ne
može precizno izmjeriti (14). #Topljivost odgovara neg. logaritmu ionskoga produkta za danu kemijsku formu-
lu (-log (Ksp)); koncentracije su izražene u mol/l.
* Acronyms are derived from English names. ** Approximate formula, Ca/P ratio is variable; solubility can not
be precisely determined (14). #Solubility corresponds to the negative logarithm of the ionic product for the
given chemical formula (-log (Ksp)); concentrations are given in mol/L.
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primjenu u prevenciji demineralizacije. Njihova uporaba u
restorativne svrhe ogranièena je zbog neodgovarajuæih
mehanièkih svojstava u usporedbi s biostabilnim kompozit-
nim materijalima (Tablica 2). Razlike izmeðu biostabilnih i
bioaktivnih zubnih materijala pojašnjene su u Tablici 3.
1.2. Dentalni kompoziti: povezanost strukture i svojstava
Dentalne kompozite èine polimerna matrica (najèešæe
metakrilati) i punilo (staklo, keramièki oksidi ili, u našem
sluèaju, ACP). Kompozit je rezultat inter-atomskih ili
molekulskih meðudjelovanja sastavnih komponenata. Da bi
se poboljšala sprega izmeðu organske i anorganske kompo-
nente, u kompozite se èesto dodaju tvari koje stabiliziraju
meðupovršinu punilo/organska matrica. Da bi se bolje
razumjelo, i eventualno uspješno predvidjelo moguæa
meðudjelovanja komponenata kompozita s oralnim medijem,
nužno je barem minimalno razumijevanje kemije tih kompo-
nenata. Takoðer je potrebno razmotriti moguæe produkte
biodegradacije, kao i moguæa meðudjelovanja sa zubnim
strukturama. Razgradnja, koju pospješuju enzimi u slini
obièno rezultira dobro definiranim kemijskim produktima
(15), koji pak mogu utjecati na biološku aktivnost stanica i
oralnih bakterija u neposrednom dodiru s restorativnim
materijalom. 
Tipièna dentalna smola sadrži relativno viskozni bazièni
monomer, te jedan ili više ko-monomera manje viskoznosti.
Temeljna uloga baziènoga monomera je da svojim relativno
TABLICA 2. 
Potencijalna primjena bioaktivnih, remineralizacijskih ACP kompozita u zubarstvu
TABLE 2.
Potential application of bioactive, remineralizing ACP composites in dentistry
velikim molekularnim volumenom kompenzira skupljanje
smole prilikom polimerizacije i poveæa modul elastiènosti
polimera. Komonomeri koji imaju manji molekularni volu-
men i veæu fleksibilnost nego bazièni monomer, olakšavaju
rukovanje materijalom i pridonose veæem stupnju konverzije
vinilnih funkcionalnih skupina pri polimerizaciji (16).
Najèešæe upotrebljavani bazièni monomer, 2-bis(p-2’-
hidroksi-3’-metakriloksipropoksi)fenil-propan (poznat pod
kraticom Bis-GMA u engleskoj literaturi), vrlo se èesto “raz-
rjeðuje” s trietilene glikol dimetakrilatom (engl. kratica
TEGDMA). Hidroksilne skupine Bis-GMA i etilen-oksidni
segmenti TEGDMA pospješuju adsorpciju vode (engl. krati-
ca WS) Bis-GMA/TEGDMA ko-polimera (17). Ukoliko je
udio Bis-GMA u smoli visok, stupanj konverzije vinilnih
funkcionalnih skupina (degree of vinyl conversion; DVC) bit
æe relativno nizak. Skupljanje pri polimerizaciji (polymeriza-
tion shrinkage; PS), uz relativno nisku efikasnost polimer-
izacije i “plastifikacija” ko-polimera u kontaktu s oralnim
tekuæinama znaèajno ogranièavaju primjenu i vijek trajanja
Bis-GMA/TEGDMA kompozita. Zbog toga se intenzivno
istražuju alternativni bazièni monomeri i komonomeri kao
zamjene za Bis-GMA, odnosno TEGDMA. Primjerice,
polimeri koji sadrže etoksilirani bisfenol A dimetakrilat
(EBPADMA), relativno hidrofobni, fleksibilniji i manje
viskozni analog of Bis-GMA, u pravilu postižu viši DVC i
manje PS u usporedbi s Bis-GMA smolama (18).  Monomeri
i sustavi za iniciranje polimerizacije koji æe biti diskutirani u
ovome radu navedeni su u Tablici 4. 
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TABLICA 3. 
Razlike u funkciji biostabilnih i bioaktivnih dentalnih materijala
TABLE 3. 
Functional differences between biostable and bioactive dental materials
Mehanièka svojstva polimernih kompozita ovise prije svega
o stanju meðupovršine anorgansko punilo/organska smola.
Osnovni preduvjet za mehanièku stabilnost kompozita u
destruktivnom oralnom mediju jest homogena raspodjela
punila u organskoj matrici, tj. što intimniji kontakt
punilo/polimer i, posljedièno, što manji broj lokaliteta gdje
prevladava ili samo punilo ili pak smola. Homogenost kom-
pozita neposredno odreduje WS kao i kinetiku otpuštanja
iona te produkata  razgradnje.
U pravilu se mehanièka svojstava kompozita poboljšavaju s
poveæanjem DVC-a i umrežavanjem polimera. Meðutim,
porast DVC-a u pravilu prati i klinièki nepoželjni porast PS,
uslijed kojega rastu napetosti unutar kompozita. Zbog poras-
ta napetosti unutar kompozita slabe adhezivne i/ili kohezivne
veze što onda omoguæuje da tekuæine, bakterije, ioni,
molekule ili pak zrak prodru u meðupovršinu restorativnoga
materijala i zubnoga tkiva (u engleskoj se literaturi taj
fenomen naziva micro-leakage). U takvom se mikrookolišu
lako razvija sekundarni karijes, koji s vremenom dovodi u
pitanje biostabilnost materijala (19). 
Iz bioaktivnoga ACP punila umiješanog u polimeriziranu
metakrilatnu smolu u vodenom se mediju postupno oslobaða-
ju Ca2+ i PO4 ioni i njihove koncentracije dostižu razinu
potrebnu za nastajanje stabilnoga HAP minerala
(11,12,20,21). Opæeniti problem s dentalnim kompozitima je
da zbog neodgovarajuæe èvrstoæe i slabe otpornosti na stres
koji nastaje pri žvakanju vrlo lako napuknu. U sluèaju ACP
kompozita, nekontrolirana agregacija ACP èestica (22)
uzrokuje slabljenje veza na meðupovršinama ACP/smola i
dodatno slabi mehanièka svojstva materijala. Zbog toga su
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TABLICA 4. 
Metakrilatni monomeri i komponente sustava za iniciranje polimerizacije 
TABLE 4. 
Methacrylate monomers and the components of the photoinitiator systems
*Komercijalno ime/Commercial name.
mehanièke karakteristike ACP kompozita lošije od
komercijalnih kompozita koji koriste punila na bazi
stakla s homogenom raspodjelom èestica. Naša su
istraživanja usmjerena na poboljšavanje svojstava
meðupovršine ACP/smola kroz bolju kontrolu velièine èesti-
ca ACP-a i njegovih površinskih svojstava (modifikacijom
površine ili mljevenjem), te na prilagoðavanje sastava
metakrilatnih smola (21,23). Od kompozita s homogenijom
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raspodjelom ACP-a oèekuje se i viši DVC, što bi im trebalo
dodatno poboljšati biokompatibilnost. Pored dizajniranja
novih remineralizacijskih kompozita s poboljšanim fizièko-
kemijskim, mehanièkim i biološkim svojstvima, cilj nam je i
bolje razumjeti vezu izmeðu kemijske strukture, stupnja kon-
verzije i umrežavanja polimera, te mehanièkih i termodi-
namièkih svojstava ACP kompozita.
1.3. Citotoksiènost ACP kompozita 
Osnovna kvaliteta biomaterijala temeljenih na CP-ima je nji-
hova biokompatibilnost i osteokonduktivnost (24-27).
Biokompatibilnost CP-a proizlazi iz sliènosti njihovoga
kemijskog sastava s anorganskom komponentom èvrstih
tkiva. CP-i èija topljivost nadilazi topljivost HAP-a reaktivni
su i pospješuju regeneraciju èvrstih tkiva kroz sudjelovanje
Ca2+ i PO4 iona u metabolièkim procesima (27,28). Meðutim,
toèan mehanizam kojim topljiviji CP-i pospješuju osteo-
genezu još nije razjašnjen (29-33). Naša ispitivanja upuæuju
na to da kopolimeri (smole bez ACP-a) koji postižu visok
DVC zadržavaju visok DVC i u ACP kompozitima (21,22),
pa se stoga DVC koristi kao posredni pokazatelj potencijalne
biokompatibilnosti materijala. 
U veæini naših experimenata, ACP je sintetiziran u prisutnos-
ti cirkonij klorida (ZrOCl2) kako bi se poboljšala stabilnost
ACP-a u vodenom mediju (34). Takav ACP (oznaèen kao Zr-
ACP) sadrži u prosjeku (8.6 ± 1.4) % cirkonija (11). CP
materijali u pravilu nastaju iz otopina koje sadrže ione kalci-
ja, fosfata, natrija i/ili kalija. Uloga izvanstaniènoga kalcija u
reguliranju specifiènih staniènih procesa tek je nedavno
opisana (32,33). Utvrðeno je nadalje da osteoblasti utjeèu na
transport fosfata što je takoðer jedan od preduvjeta za miner-
alizaciju èvrstih tkiva (35). Identificirani su specifièni recep-
tori za kalcij, odnosno fosfat (32,36), ali ne i za silicij koji
takoðer utjeèe na metabolizam kostiju (33,35). U ovom
trenutku nema podataka o moguæoj ulozi cirkonija u procesu
mineralizacije. Ne može se, meðutim, potpuno iskljuèiti
moguænost da cirkonij takoðer utjeèe na staniène procese.
Buduæi da polimerizacija dentalnih kompozita nikad nije pot-
puna, bilo koja od sastavnih komponenata smole može se
teorijski naæi u ekstraktima polimeriziranih materijala
(37,38). Neki od tih nepolimeriziranih (neizreagiranih)
monomera mogu izazvati razlièite biološke efekte ukljuèu-
juæi i genetièke mutacije in vitro. Takav je uèinak utvrðen za
TEGDMA, ali ne i HEMA odnosno UDMA (39). Za
EBPADMA, bazièni monomer korišten u nizu eksperimen-
talnih formulacija u našoj grupi, za sada ne postoje publici-
rani podaci. Citotoksiènost UDMA, TEGDMA i HEMA u
pojednostavljenim modelnim sustavima (izražena kao kon-
centracija potrebna da se aktivnost mitohondrija smanji na 
50 % poèetne aktivnosti) opada u sljedeæem nizu: UDMA >
TEGDMA > HEMA (40).
Kemijska struktura i koncentracija sastavnih komponenata
smole, vrsta i koncentracija inicijatora polimerizacije te
postignuti DVC važni su èimbenici koji utjeèu na staniène
procese. Citotoksiènost kompozita neposredna je posljedica
difuzije neizreagiranih monomera i/ili produkata degradacije
u oralni medij. I dok rutinska ispitivanja DVC-a i citotok-
siènosti mogu biti dobar pokazatelj biokompatibilnosti
materijala, za potpunije razumijevanje uzroèno-posljediènih
veza citotoksiènosti i stupnja polimerizacije bit æe nužno
odrediti vrstu i kolièinu organskih komponenata koje s vre-
menom difundiraju iz kompozita.
2. EKSPERIMENTALNE METODE
Metode i tehnike koje se koriste za procjenu ACP punila,
kopolimera i ACP kompozita, te slijed eksperimentalnih pos-
tupaka u njihovom dizajniranju i karakterizaciji prikazani su
u Tablici 5 (navedene skraæenice izvedene su od engleskih
naziva), odnosno Slici 1. 
2.1. Sinteza i mehanièko usitnjavanje ACP-a
Sinteza ACP-a detaljno je opisana u radovima (10-12). ACP
taloži spontano na sobnoj temperaturi (23°C) nakon doda-
vanja, uz stalno miješanje, otopine Ca(NO3)2 (80 mmol/l)
otopini Na2HPO4 (54 mmol/l) koja sadrži 2 mol % Na4P2O7
(stabilizator ACP-a). Razlièiti aditivi se mogu dodati paralel-
no s otopinom Ca(NO3)2 uz održavanje pH reakcije izmeðu
8.5 i 9.0. Suspenzija se potom filtrira, talog se ispire ledeno-
hladnom amonijaènom vodom, zatim acetonom, te
naposljetku liofilizira. Suhi se ACP koristi bez daljnje obrade
(u radovima je oznaèen kao am-ACP: od engleske rijeèi as-
made) ili se usitnjava mljevenjem (m-ACP; 41,42). ACP se
uvijek drži pod vakuumom u eksikatoru kako bi se sprijeèio
dodir s vlagom i njegova preuranjena transformacija u HAP
(voda katalizira proces pretvorbe ACP-a).
Mehanièko mljevenje ACP-a provodi se na slijedeæi naèin: u
reaktorskoj posudi pomiješa se am-ACP prah s kuglicama
ZrO2 (promjer 3 mm; proizvoðaè: Glen Mills Inc., Clifton,
NJ, USA) u masenom omjeru 1:25, doda se 150 ml izo-
propilnoga alkohola analitièke èistoæe, reaktor se hermetièki
zatvori i uloži u mlin (planetarni mlin PM 100, Retch Inc.,
Newton, PA, USA). Nakon balansiranja mlina, ACP se usit-
njava 2 sata uz programiranu promjenu smjera vrtnje svakih
15 minuta i broj okretaja od 42 rad/s.  Po završetku mljeven-
ja, ACP se uklanja s kuglica prosijavanjem i ispiranjem u izo-
propilnom alkoholu (preostali alkohol ispari se zagrijavanjem
m-ACP-a na 70°C kroz 24 sata u vakuumu (Squaroid
Labline, Melrose Park, Il, USA). 
TABLICA 5. (Stranica 7.)
Metode/tehnike za karakterizaciju ACP-a, kopolimera i ACP
kompozita
TABLE 5. (Page 7)
Methods/techniques for characterization of ACP, copoly-
mers and ACP composites
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2.2. Formuliranje smola; priprava kopolimera i 
kompozita
Eksperimentalne smole prireðuju se miješanjem komerci-
janih monomera u željenom omjeru masa. U formulacijama
koje se aktiviraju svjetlom, koristi se smjesa CQ i EDMAB
ili IRGACURE 1850, koji se dodaju monomerima i magnet-
ski miješaju (38 rad/s; pod žutim svjetlom da se sprijeèi
preuranjena fotopolimerizacija) na 23°C do homogeniziranja
smjese. Ako se polimerizacija inicira kemijskom reakcijom,
poèetna smjesa monomera podijeli se u dva ekvivalentna
dijela, potom se u jedan doda BPO, a u drugi DHEPT. Svaki
se dio zasebno homogenizira i drži odvojeno do priprave
kopolimera, odnosno kompozita.
ACP prah, kompozitna pasta i tipièni uzorak (disk prije i
nakon polimerizacije) prikazani su na Slici 2. Slika 3 ilustri-
ra razlike u volumnoj raspodjeli velièina èestica tipiènoga Zr-
ACP-a prije i nakon mljevenja te kontrolnoga Sr stakla.
SLIKA 1.
Slijed eksperimentalnih postupaka pri dizajniranju i procjeni ACP kompozita
FIG. 1. 
Experimental steps involved in design and evaluation of ACP composites
Kompozitne paste prireðuju se ruènim miješanjem aktivirane
smole (60% mase) i ACP-a (40% mase). Nakon homoge-
niziranja, paste se drže pod umjerenim vakuumom (2,7 kPa)
preko noæi kako bi se uklonio zrak što se unosi u pastu
tijekom miješanja, a koji može znatno usporiti polimerizaci-
jski proces. Svjetlom polimerizirana pasta potom se utisne u
kalup naèinjen od Teflona [uzorci su valjkastoga oblika (15,0
± 0,5) mm promjera i (1,5 ± 0,2) mm visine za mehanièko
testiranje; te (5,3 ± 0,1) mm promjera i (3,1 ± 0,1) mm visine
za testove citotoksiènosti]. Obje strane kalupa pokriju se
najprije Mylar filmom, potom mikroskopskim stakalcem i
uèvrste elastiènom oprugom. Uzorci se foto-polimeriziraju
izlaganjem svake strane kalupa vidljivom svjetlu u trajanju
od 120 sekundi (Triad 2000, Dentsply International, York,
PA, USA). Paste koje sadrže BPO, odnosno DHEPT (kemijs-
ki inicirana polimerizacija) pomiješaju se u omjeru masa 1:1,
smjesa se homogenizira i potom utisne u kalup kao što je
prethodno opisano. Kod dvojne (svjetlosna + kemijska) akti-
vacije, kemijski polimerizirani uzorci dodatno se izlažu
svjetlu. Bez obzira na naèin polimerizacije, svi se uzorci drže
na zraku 24 sata pri sobnoj temperaturi, prije nego što se
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SLIKA 2. 
Zr-ACP prah (a), kompozitna pasta (b), i uzorak prije (c) i nakon foto polimerizacije (d). Heterogena raspodjela ACP unutar
kompozita jasno je vidljiva na slici 2d
FIG. 2. 
Zr-ACP powder (a), composite paste (b), and sample before (c) and after photopolimerization (d). Heterogeneous distribu-
tion of ACP within the composite is clearly seen in Fig. 2d
SLIKA 3. 
Tipièna raspodjela velièina èestica am-ACP-a, m-ACP-a i Sr stakla
FIG. 3.
Particle size distributions typical of am-ACP-a, m-ACP-a and Sr glass
nasumice odabiru za mehanièko testiranje, mjerenje Ca i PO4
u vodenim otopinama ili odreðivanje citotoksiènosti. Dijelovi
uzoraka skupljenih nakon odreðivanja mehanièke èvrstoæe u
suhom stanju koriste se za mjerenje sorpcije vode.
Kopolimerni uzorci prireðuju se analogno kompozitnim
uzorcima. Ukoliko se komercijalni materijali koriste kao kon-
trolna skupina, uzorci se pripremaju prema uputama
proizvoðaèa.  
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2.3. Fizièko-kemijske karakteristike ACP-a, kopolimera i
kompozita 
Nekristaliniènost ACP punila utvrðuje se rentgenskom
difrakcijskom analizom (XRD; DMAX 2000 difraktometar,
Rigaku/USA Inc., Danvers, MA, USA) i Fourier-transform
infracrvenom spektroskopijom (FTIR: Nicolet Magna-IR
FTIR 550 spektrofotometar, Nicolet Instrumentation Inc.,
Madison, WI, USA; (10,11,20,23). XRD spektar bilježi se u
podruèju 4° do 60° 22 koristeæi CuK" radijaciju (8 = 0,154
nm) kod 40 kV i 40 mA. Uobièajeni uvjeti XRD mjerenja su
ovi: interval od 0,010° 22 pri brzini skaniranja od 1.000 stu-
panj/minuta. Uzorci za FTIR spektroskopska mjerenja (4000
cm-1 do 400 cm-1) prireðuju se KBr tehnikom (0,8 mg to 1,0
mg ACP/400 mg KBr). Spektar smole obièno se mjeri
tehnikom tankoga filma izmeðu KBr ploèica. FTIR i XRD
spektar karakateristièan za ACP prikazan je na Slici 4.
Za utvrðivanje stupnja konverzije pri polimerizaciji (DVC)
kopolimera i kompozita koriste se rutinska FTIR mjerenja
(mid-FTIR ili near-IR-NIR). DVC na temelju mid-FTIR
mjerenja (prije i nakon polimerizacije - obièno 5 sati i 24 sata
odreðuje se iz smanjenja površine absorpcijske vrpce vinilne
skupine (1637 cm-1) u odnosu na aromatsku vrpcu (1538 
SLIKA 4.
Tipièni FTIR spektar i XRD (umetak) ACP punila
FIG. 4. 
Typical FTIR and XRD (inset) spectra of ACP filler
cm-1; unutarnji standard) koja se pri polimerizaciji ne mije-
nja. DVC vrijednosti NIR metodom (16) izraèunavaju se kao
% promjene metakrilat=CH2 apsorpcije kod 6165 cm-1
izmeðu polimeriziranog uzorka (polimer) i nepolimeriziranih
monomera. Kod NIR metode površina apsorpcijske vrpce
normalizira se dijeljenjem s debljinom uzorka, a ne koristi se
unutarnji standard.
FTIR-mikrospektroskopija (FTIR-m; Nicolet Magna-IR 550
FTIR spektrofotometar opremljen s video kamerom, Hg-Cd
teluridnim detektorom i “mapping” programom: Omnic®
Atlus™ software, Spectra-Tech Inc., Shelton, CT, USA)
koristi se za morfološku i strukturnu analizu vanjskih površi-
na kopolimera i kompozita i njihovih presjeka prije i nakon
izlaganja vodenom mediju. FTIR-m posebno je prikladna
metoda za odreðivanje raspodjele organske komponente i
ACP punila (detaljno opisana u radu (22); primjer je dan na
Slici 5). 
Za analizu raspodjele velièina èestica (PSA) ACP-a koristi se
laserski analizator (CIS-100, Ankersmid, Metropolitan Com-
puting Corporation, E. Hanover, NJ, USA). Mjerenja se
provode u suhom stanju ili se ACP prah rasprši u izo-
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propanolu i podvrgne ultrazvuènom djelovanju 10 minuta pri
sobnoj temperaturi. Na temelju PSA podataka izraèuna se
srednji promjer (median diametar - dm) uzorka koji je pri-
marni pokazatelj stupnja aglomeracije ACP èestica (41-43).
Morfološke/topološke karakteristike ACP-a odreðuju se pre-
tražnom elektronskom mikroskopijom (SEM; JEOL 35C
instrument, JEOL, Inc., Peabody, MA, USA). 
Termièki raspad ACP-a ispituje se termogravimetrijskom
analizom (TGA; 7 Series Thermal Analysis System, Perkin
Elmer, Norwalk, CT, USA). U tu se svrhu 5 do 10 mg ACP-
a zagrijava u zraku kontroliranom brzinom od 20°/min u tem-
SLIKA 5. 
Rezultati FTIR-m analize tipiènoga ACP kompozita nakon odreðivanja mehanièke èvrstoæe mokroga uzorka: vizualna mapa,
C=O mapa, indikator intenziteta boja i PO4 mapa. Koncentracija organske komponente (C=O), odnosno ACP-a (PO4) opada
u nizu: plavo > zeleno > žuto > naranèasto > crveno. Dok je smola prilièno ravnomjerno rasporeðena (C=O mapa), osim
uskoga rubnog podruèja (lijeva strana PO4 mape) s najveæega dijela površine diska ACP je skoro potpuno nestao
FIG. 5. 
Results of FTIR-m analysis of a typical ACP composite following determination of the mechanical toughness of wet sample:
visual map, C=O map, indicator of colour intensity and PO4 map. Concentration of the organic component (C=O) and ACP
(PO4), respectively, decrease as follows: blue > green > jellow > orange > red. Resin is distributed rather homogeneously
(C=O map), exception is a narrow border area (left side of PO4 map), while ACP almost totally disappeared from the disc
surface
SLIKA 6.
Mjerna æelija za odreðivanje dvoosne savojne èvrstoæe (uveæano su prikazani potporni krug i klip kojim se prenosi sila na
uzorak kompozita)
FIG. 6. 
Measuring cell for the biaxial flexural strength determination. Enlarged are the views of the piston on three ball loading
arrangement
peraturnom podruèju (30 do 600°C). Iz krivulja gubitka mase
odreðuje se sveukupni sadržaj vode (maseni %) te omjer
površinski vezane vlage i vode ugraðene u strukturu ACP-a.
Dvoosna savojna èvrstoæa (BFS) suhih (24 sata na zraku kod
23°C) i mokrih (uronjenih u otopinu NaCl (pH=7.4) na 23°C
ili 37°C najmanje mjesec dana) kopolimernih i kompozitnih
uzoraka odreðuje se prema ASTM F394-78 specifikaciji (44;
Slika 6). Za mjerenja se koristi Universal Testing Machine
(Instron 5500R, Instron Corp., Canton, MA, USA) opremlje-
na s Testworks 4 software-om.  
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Vrijednost BFS izraèuna se prema formuli:
BFS = A.L/t2 (1)
Gdje A = -[3/4B(X-Y)], X = (1+<).ln(r1/rs)2 + [(1-
SLIKA 7. 
Mjerenje polimerizacijskoga skupljanja pomoæu živinog dilatometra
FIG. 7.
Measurement of polymerization shrinkage using mercury dilatometer
SLIKA 8.
Mjerenje naprezanja uzrokovanoga polimerizacijom
Fig. 8. 
Measurement of polymerization stress
<)/2].(r1/rs)2, Y = (1+< ).[1 + ln(rsc/rs)2],< je Poisson omjer (u
raèunanju se koristi vrijednost 0.24 u skladu s publiciranim
podacima za elastièna svojstva kompozita na bazi smola;
(45), r1 je polumjer klipa kojim se primjenjuje sila na kon-
taktnoj površini, rsc je polumjer potpornoga kruga, rs je
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polumjer uzorka, L je sila kod koje uzorak puca i t je deblji-
na uzorka. 
Sorpcija vode (WS) kopolimera i kompozita odreðuje se na
sljedeæi naèin: nakon što se uzorci suše izlaganjem bezvod-
nom CaSO4 sve dok se ne postigne stalna masa (± 0.1 mg),
uranjaju se u otopinu NaCl (kao kod BFS mjerenja). Prom-
jene mase uzoraka bilježe se u zadanim vremenskim inter-
valima. WS pojedinaènog uzoraka u bilo kojem vremenskom
intervalu (t), izražena kao % poèetne mase, izraèunava se
prema izrazu:
WS = [(Wt – Wo)/Wo] x 100                    (2) 
u kojem je Wt masa uzorka u vremenu t, a Wo poèetna masa
suhoga uzorka.
WS podaci koriste se za izraèunavanje koeficijenta difuzije
(D) u skladu s teorijom difuzije (46) koristeæi pojednostav-
ljen Fickov model (47-49) koji vrijedi za vremenski interval
u kojem je  Wt/Weq # 0.6. U izrazu
Wt/Weq = (2/L).(Dt/B)1/2 (3)
Wt je masa uzorka u vremenu t, Weq je masa uzorka u stanju
ravnoteže, a L je debljina uzorka. D se odreðuje iz nagiba
pravca Wt/Weq naspram t1/2.
WS eksperimenti alternativno se rade u zraku pri 75% rela-
tivne vlage (RH). Uzorci kopolimera, odnosno kompozita
drže se iznad prezasiæene suspenzije NaCl u vodi, u
zatvorenom sistemu kod 23°C. Gravimetrijske promjene  bi-
lježe se na istovjetan naèin kao kod eksperimenata u vodenoj
otopini NaCl (jedn.); (2). Na WS kod 75 % RH ne utjeèe na
otapanje ACP-a niti otpuštanje vodotopljivih monomernih
komponenata i/ili degradacijskih produkata kao što je sluèaj
s uzorcima koji su uronjeni u vodenu otopinu NaCl.
Skupljanje pri polimerizaciji (PS) kompozitnih uzoraka mjeri
se dilatometrijski (kompjuterski-kontroliran živin dilatometer
konstruiran u Paffenbarger Research Center; American Den-
tal Association Foundation, Gaithersburg, MD, USA; 
Slika 7.).
Paste se polimeriziraju izlaganjem vidljivom svjetlu 60
sekundi i PS mjeri 60 minuta. Potom se uzorak dodatno
polimerizira 30 sekundi i PS mjeri 30 minuta. PS uzorka kori-
gira se za varijacije u temperaturi tijekom mjerenja i prikazu-
je kao funkcija vremena.  PS (volumni %) izraèunava se na
temelju poznate mase uzorka (50–100 mg) i gustoæe koja se
odreðuje na temelju Arhimedova principa koristeæi specijalni
dodatak za mikro-vagu (Sartorius YDK01, Sartorius, Goet-
tingen, Njemaèka). 
Naprezanje izazvano polimerizacijom (PSS) mjeri se pomoæu
kompjuteriziranoga tenziometra takoðer konstruiranog u Paf-
fenbarger Research Centru (Slika 8). Instrument je baziran na
pretpostavci da vlaène sile koje nastaju pri vezanju polimer-
iziranoga uzorka uzrokuju savijanje konzole (proste grede)
prema formuli (50):
g/F = 2a2(3L-a)/Ebd3 (4)
U jednadžbi (4), g savijanje je izraženo u μm, E je Young’s
modul grede (MPa); F je sila (N) koja uzrokuje savijanje g; L
je ukupna dužina grede (cm); a je udaljenost izmeðu toèke
gdje se primjenjuje sila i kraja grede (cm); b je širina a d visi-
na grede (obje u cm). Detaljan opis tehnike dan je u ref. (50,
51). 
Smièna èvrstoæa vezanja (SBS; Slika 9) na dentin testira se na
uzorcima ljudskoga dentina uèvršæenim u polikarbonatne
kalupe/držaèe. Foto-aktivirani PMGTMA u acetonu se
upotrebljava da bi se uspostavio adhezivni sloj izmeðu denti-
na i kompozita koji se oblikuje pomoæu bronèanoga prstena
promjera 4 mm i debljine 1.2 mm. Teflonska traka debljine
0.3 mm s otvorom koji odgovara otvoru prstena stavlja se
izmeðu prstena i dentina kako bi se sprijeèila adhezija prste-
na na dentin. Otvor u prstenu ispuni se kompozitom, koji se
potom polimerizira, te se cijeli sklop uranja u destiliranu
vodu kod 37°C gdje se drži do mjerenja SBS. SBS se izraèu-
nava prema izrazu:
SBS = 4F/Bd2 (5)
gdje je F sila kod koje se sklop raspada, a d je promjer
polimeriziranoga kompozita (definiran unutarnjim prom-
jerom prstena). Za mjerenja se koristi isti ureðaj kao i za BFS
(Instron 5500R, Instron Corp., Canton, MA, USA).
Neposredno nakon mjerenja stereomikroskopom (Leica
MZ16 Optical Stereomicroscope, Wetzlar, Njemaèka) anal-
iziraju se površine zuba, odnosno kompozita kako bi se
utvrdila vrsta i mjesto prijeloma (52).  
Otpuštanje iona iz kompozita prati se kinetièki u otopini
NaCl (pH = 7,4; 23°C; magnetsko miješanje; 100 ml
NaCl/uzorak kompozita). Promjene koncentracije Ca2+,
odnosno PO4 mjere se spektroskopski (UV/VIS spektrofo-
tometar Carey Model 219; Varian Analytical Instrumentats,
Palo Alto, CA, USA); (11,12,21,34). Rezultati se korigiraju
za varijacije u površini uzoraka koristeæi jednostavni izraz za
danu površinu, P: normalizirana vrijednost = mjerena vrijed-
nost x (500/P). 
2.4. Mikro-radiografija: kvantitativna procjena uèinkovi-
tosti remineralizacije
Uèinkovitost remineralizacijskih ACP kompozita provjerava
se u modelnim sustavima kvantitativno mjereæi promjenu
sadržaja zubnoga minerala u caklini prije i nakon primjene
kompozita. Sadržaj minerala odreðuje se digitalnom anali-
zom kontaktnih mikroradiografija zubnih uzoraka izloženih
ciklièkim promjenama pH koje odgovaraju promjenama
kiselosti oralnoga medija. 
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SLIKA 9. 
Shema ureðaja za mjerenje posmiène èvrstoæe vezanja na dentin.
FIG. 9.
Schematic of a device for measuring shear bond strength. 
Modelna ispitivanja remineralizacije cakline mogu se
provesti koristeæi goveðe ili ljudske zubne uzorke. U oba
sluèaja zubi se najprije moèe u dezinfekcijskoj otopini (0,005
% promodin), oèiste od ostataka mekih tkiva i èuvaju do
korištenja u hladnjaku u destiliranoj vodi koja sadrži 0,1 %
timola. Da bi se simuliralo karijes na goveðim uzorcima, zubi
premazani voskom s otvorenom labijalnom površinom
izloženi su demineralizacijskoj otopini koja sadrži mlijeènu
kiselinu (pH = 4,0) kroz vremenski period od tri dana na 
37°C (5 ml otopine/zub; uz magnetsko miješanje). Ljudski se
zubi demineraliziraju koristeæi otopinu koja je sadržavala
0.001 mmol/l NaF (40 ml otopine/zub; 3 dana na 37°C; bez
miješanja); (53). Nakon demineralizacije zubi su izrezani u
tanke segmente (približno 200 µm debljine; cirkularna dija-
mantska pila; Isomet, Buehler Ltd., Lake Bluff, Il, USA) koji
su potom ispolirani na mokrom “šmirgl” papiru (debljina
ispoliranih segmenata varira izmeðu 150 i 180 µm).  
Kontaktne mikroradiografije zubnih segmenata naèinjene su
na Kodak SO434 filmu  (Eastman Kodak Co., Rochester, NY,
USA) ili holografskom filmu (Integraf LLC, Kirkland, WA,
USA) eksponiranih 13 min ili 30 min (CuKα radijacija (40
kV, 3 mA; Faxitron Model #43855A, Hewlett Packard,
McMinnville, OR, USA). Filmovi su razvijeni prema uputa-
ma proizvoðaèa.  Mineralna gustoæa cakline je utvrðena za
svaki pojedini segment koristeæi tehniku koja je detaljno
opisana u radovima (53, 54). Segmenti su potom nasumice
grupirani i pojedinaèno složeni u višeslojni “sandwich”
sljedeæim redom: mikroskopsko stakalce – parafilm – zubni
segment – parafilm – mikroskopsko stakalce. Cijeli sklop je
potom uvijen u parafilm kako bi se sprijeèilo da tijekom cik-
lièkoga tretmana otopine prodiru do zubnoga segmenta sa
strane. Na jedini preostali “otvoreni” (parafilmom
nepokriveni) rub gdje se nalazi demineralizirani uzorak
nanosi se cca 1 mm sloj eksperimentalnoga ACP kompozita,
komercijalnoga materijala ili se demineralizirani segment
ostavlja netaknut (kontrolna skupina). Nakon polimerizacije
kompozita, uzorci se izlažu ciklièkim promjenama (37 °C,
magnetsko miješanje; (38 rad/s), uranjanjem u demineral-
izacijsku (DS: 3,0 mmol/l CaCl2, 1.8 mmol/l K2HPO4, 0.1
mol/l mlijeène kiseline, 1 % karboksimetilceluloze, pH =
4.0); (53), odnosno remineralizacijsku otopinu (RS: 1,2
mmol/l CaCl2, 0,72 mmol/l K2HPO4, 2,6 µmol/l F, 50 mmol/l
HEPES, pH = 7,0; (55)).  U eksperimentima s goveðim zubi-
ma, uzorci su alternativno uranjani u DS (0,5 sata) i RS (11,5
sata) kroz vremensko razdoblje od 14 dana (15 ml DS ili
RS/uzorak). U eksperimentima s ljudskim zubima, ciklièki je
postupak promijenjen na DS (1 sat) i RS (23 sata) u vremen-
skom razdoblju od 30 dana (20 ml DS ili RS/uzorak) osim
vikenda kada su uzorci držani u destiliranoj vodi. 
Promjene u mineralnom profilu zubnih segmenata prije i
nakon DS/RS tretmana utvrðene su na temelju kvantitativne
analize odgovarajuæih mikroradiografija koristeæi digitalni
sustav Bioquant IV (R&M Biometrics Inc., Nashville, TN,
USA) povezan s optièkim mikroskopom (Leitz, Ortholux,
Germany) za eksperimente s goveðim zubima, odnosno
Scion Image – release Alpha 4.0.3.2 (National Institute of
Health, Bethesda, MD, USA) povezan s optièkim
mikroskopom (Olympus BX50F; Olympus Optical Co., Ltd.,
Japan) i digitalnom kamerom (RGB/YC/NTSC; Microimage
Video Systems, Boyerstown, PA, USA) u eksperimentima s
ljudskim zubima. Osnovni principi metode, prikupljanje
podataka i njihova interpretacija detaljno su opisani u ref.
(53-56). Promjene u dubini lezije i mineralnoga sadržaja (ΔZ;
niža ΔZ vrijednost = viši sadržaj minerala) usporeðeni su za
odabrane regije svakoga zubnog segmenta prije i nakon tret-
mana. Razlika u zbroju ΔZ vrijednosti, tj. relativna promjena
sadržaja minerala (Δ(ΔZ) u %) izraèunata je prema jednadžbi:
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Δ(ΔZ) = {(ΔZprije – ΔZposlije)/ΔZprije} 
. 100       (6)
Pozitivne Δ(ΔZ) vrijednosti odgovaraju poveæanju miner-
alnoga sadržaja u zubnim segmentima (remineralizacija lezi-
ja), dok negativne Δ(ΔZ) vrijednosti indiciraju daljnju de-
mineralizaciju kao rezultat ciklièkog pH tretmana.
2.5. In vitro procjena citotoksiènosti
Meðudjelovanja stanica i ekstrakata eksperimentalnih
kopolimera i ACP kompozita  istraživane su koristeæi faznu
kontrastnu mikroskopiju i enzimatsku analizu (aktivnost
mitohondrijske dehidrogenaze – Wst-1).
Stanièna kultura (osteoblastima-sliène MC3T3-E1 stanice)
(Riken Cell Bank, Hirosaka, Japan) održavana je u α-modi-
fikaciji Eagle’s medija (Biowhittaker, Walkerville, MD,
USA) koji sadrži 10 vol. % goveðega seruma (Gibco-BRL-
Life Technologies, Rockville, MD, USA) i 60 mg/l kanam-
icin sulfata (Sigma, St Louis, MO, USA) u atmosferi potpune
vlažnosti s 5 vol % CO2 pri 37 °C. Medij se mijenjao dva puta
tjedno, a stanice su tretirane s otopinom tripsina (0,25 %;
Gibco, Rockville, MD, USA) koja sadrži 2 mmol/l EDTA
jednom tjedno.
Prije ekstrakcijskih eksperimenata, uzorci kopolimera i kom-
pozita sterilizirani su s 70% etanolom. Svaki je disk najprije
uronjen u 2 ml medija gdje je držan 60 minuta, a potom je
dodan svježi medij za ekstrakciju preko noæi u staniènom
inkubatoru. Uz uzorke kopolimera i kompozita prireðene su i
dvije kontrolne skupine: pozitivna kontrolna skupina - medij
s površinski aktivnom tvari (0,1% Triton X-100; Res. Prod.
International, Elk Grove Village, Il, USA) i negativna kon-
trolna skupina – medij bez ikakvih dodataka. Paralelno s
ekstrakcijskim uzorcima u inkubatoru prireðen je i odgovara-
juæi broj uzoraka s 10 000 stanica u 2 ml medija. Sljedeæi dan
medij u uzorcima sa stanicama zamijenjen je s 2 mL ekstrak-
cijskoga medija ispitivanih kopolimera, kompozita i kontro-
la. Stanice su potom inkubirane u ekstrakcijskom mediju 72
sata i digitalno fotografirane (invertni fazno-kontrastni
mikroskop Nikon TE300, Melville, NY, USA).
Kolorimetrijsko mjerenje aktivnosti staniène dehidrogenaze
(Wst-1 analiza) provedeno je na sljedeæi naèin (58): stanica-
ma izloženim ekstraktima i onim iz kontrolnih skupina
dodana je puferirana otopina Wst-1 (mononatrijeva sol 2-(4-
iodofenil)-3-(4-nitrofenil)-5-(2,4-disulfofenil)-2H-tetrazoliu-
ma; Dojindo, Gaithersburg, MD, USA). Uzorci su potom
inkubirani 120 minuta na 37 °C i analizirani na èitaèu (apsor-
pcija kod 450 nm; Wallac 1420 Victor2, Perkin Elmer Life
Sciences, Gaithersburg, MD, USA). 
2.6. Statistièka metodologija
Broj uzoraka za testiranje odabran je tako da se omoguæi sta-
tistièki pouzdana detekcija minimalnih razlika izmeðu
eksperimentalnih skupina (59). Procjena varijance u pravilu
se temelji na rezultatima prethodnih ispitivanja ili su naprav-
ljeni probni eksperimenti kako bi se došlo do podataka
nužnih za pravilni statistièki dizajn. Takvim pristupom
omoguæuje se usporedba podataka u sluèaju kada se istovre-
meno istražuje više èimbenika. 
Grafièka analiza podataka, analiza varijanci (ANOVA) i
drugi relevantni testovi (60, 61) korišteni su u procjeni
eksperimentalnih podataka. U sluèajevima kada su ANOVA-
om utvrðeni statistièki znaèajni efekti, provedeni su dodatni
testovi kako bi se ustanovilo postoje li statistièki znaèajne
razlike izmeðu specifiènih skupina. Za statistièke su analize
korišteni Microsoft Office Excel 2007, NISTDataplot
(Nacionalni institut za standarde i tehnologiju, Gaithersburg,
MD, USA), SYSTAT9 ili SigmaStat verzija 2.03 (SPSS Inc.,
Chicago, IL).   
3. REZULTATI I DISKUSIJA
3.1. Modificiranje površine ACP-a
Nekontrolirana aglomeracija ACP èestica i neravnomjerna
raspodjela aglomerata u polimeriziranoj organskoj matrici
uzrokuje mehanièku nestabilnost i relativno visoku WS ACP
kompozita u vodenom mediju (22). Da bismo ispitali može li
se uvoðenjem aditiva pri sintezi ACP-a smanjiti stupanj
aglomeracije i poboljšati hidrolitièka stabilnost ACP-a, testi-
rano je sljedeæe: (a) kationi - srebro, željezo (II i III), cink,
aluminij, silicij i cirkonij; (b) površinski aktivne tvari - neion-
ski [alkil aril polieter alkohol (TRITON-100), poli(oksietilen)
sorbitan monolaureat (TWEEN-80), ZONYL FSN] i  anions-
ki (ZONYL FSP), te (c) polimeri – [poli(etilen oxide); PEO]
and [poli(akrilièna kiselina); PAA]. Cilj je bio utvrditi struk-
turu i stabilnost èvrstih faza koje nastaju u prisutnosti
spomenutih aditiva, te odrediti DVC i mehanièka svojstva
kompozita formuliranih s modificiranim ACP-om. Velièine
èestica i sadržaj vode modificiranih ACP-a, te DVC i BFS
njihovih kompozita dani su u Tablici 6 (11,12,62).
U kationskoj seriji, dm opada u nizu: (Si-ACP, Zr-ACP) >
(Ag-, Fe(II)-, Al-, Fe(III)-ACP) > Zn-ACP. U prisutnosti
Fe(II) i Fe(III) ubrzana je konverzija ACP- a u apatit (FTIR i
XRD podaci) i mijenja se boja taloga uslijed sutaloženja
netopljivih Fe soli. Za Ag-ACP takoðer je karakteristièna
promjena boje, najvjerojatnije izazvana sutaloženjem Ag-
soli. BFS kationskih ACP kompozita pokazuje sljedeæi trend:
(Zr-, Zn-ACP) > Si-ACP > Al-ACP > (Ag-, Fe(II)-, Fe(III)-
ACP; BFS = 0, tj. uzorci uronjeni u otopinu NaCl raspali su
se prije mjerenja). Osim najviše vrijednosti BFS, Zr-ACP
kompoziti su postigli i najviši DVC. Dodatak površinski
aktivne tvari i/ili polimera generalno nije poluèio željeno
poboljšanje svojstava. Minimalno smanjenje dm pri uporabi
anionske površinski aktivne tvari, Zonyl FSP, nije rezultiralo
promjenom BFS kompozita. Zbog toga u sustavima s
površinski aktivnim tvarima nije mjeren DVC kompozita.
Zanimljiva je, ali i nerazjašnjena èinjenica da ukupni sadržaj
vode u modificiranom ACP-u (u prosjeku (15,8 ± 1,7) %) ne
ovisi o vrsti aditiva. Na temelju poèetne evaluacije u kojoj je
Zr-ACP pokazao najbolje DVC i BFS vrijednosti, Zr-ACP
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odabran je kao standardno punilo i korišten je u svim ostalim
experimentima opisanim u ovom radu.
Da bismo ustanovili stabilizira li silanizacija ACP punila
meðufazu, ACP/polimer, 3-aminopropiltrimetoksi silan
(APTMS) i metakriloksioksipropiltrimetoksi silan (MPTMS)
dodani su pojedinaèno u Zr-ACP u koncentraciji od 2%
obzirom na poèetnu masu ACP-a.  MPTMS je dodan kao
vodeno/alkoholna otopina (5%/95 vol %; pH=5.5) podešen
dodatkom octene kiseline sa svrhom da se katalizira hidroliza
metoksilnih funkcionalnih skupina. S APTMS-om zakiselja-
vanje nije potrebno jer njegova amino skupina autokatalizira
reakciju hidrolize/kondenzacije. Nakon objedinjavanja ACP-
a i silana te 30-minutnoga miješanja, smjesa je ostavljena da
odstojii još 5 minuta kako bi se kompletirala hidroliza. pH
MPTMS/ACP smjese potom je podešen na 10,0 dodatkom
TABLICA 6. 
Utjecaj razlièitih aditiva na velièinu èestica i sadržaj vode (TGA podaci) modificiranih ACP-a te DVC (24 sata po polimer-
izaciji) i BFS (30 dana u otopini natrijeva klorida) kompozita. Navedne su srednje vrijednosti i standardna devijacija rezulta-
ta u zagradi 
TABLE 6.
Effect of different additives on particle size and water content (TGA results) of the modified ACPs, and DVC (24 h post-
cure) and BFS (after 30 days in NaCl solution) of the composites. Indicated are mean values with standard devation given in
parenthesis.
Smola/resin: aEBPADMA/PMGTMA, bBis-GMA/TEGDMA and cBis-GMA/TEGDMA/HEMA/ZrDMA. 
nm – nije mjereno (not measured)
otopine KOH èime se željelo pospješiti kondenzaciju i nasta-
janje siloksanola. Nakon filtriranja i sušenja na 23°C,
silanizirani  je ACP zagrijan na 100°C kroz vremensko raz-
doblje od 30 minuta kako bi se dodatno poticalo nastajanje
sekundarnih polisiloksanskih struktura. Neizreagirani silan
potom je ispran etanolom i silanizirani ACP (nakon što je
struktura provjerena XRD i FTIR analizom) èuvan je u
eksikatoru do uporabe u kompozitima. Na Slici 10. prikazana
je BFS kompozitnih uzoraka pripravljenih s
EBPADMA/TEGDMA/HEMA/MEP (ETHM) smolom i
silaniziranih ACP punila u usporedbi s nesilaniziranim Zr-
ACP-om. U suhom i mokrom stanju (nakon 30 dana u otopi-
ni NaCl na 23°C), BFS MPTMS-ACP kompozita znatno
nadilazi BFS APTMS-ACP kompozita i Zr-ACP kontrolne
skupine. Èinjenica da su i u mokrom stanju MPTMS-ACP
kompoziti približno 60% èvršæi od Zr-ACP kompozita sug-
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SLIKA 10. 
Utjecaj silanizacije ACP-a na BFS (srednja vrijednost od najmanje pet uzoraka u svakoj eksperimentalnoj skupini; standard-
na devijacija je oznaèena preèkom) kompozita u suhom stanju i nakon 30 dana u otopini NaCl
FIG. 10.
Effect of ACP silanization on BFS (mean value of at least five samples in each experimental group) of composte in dry state
and after 30 days in NaCl solution (standard deviation is denoted by bar)
erira da se silanizacija ne smije zanemariti pri dizajniranju
ACP kompozita s poboljšanim mehanièkim svojstvima.
3.2. Utjecaj mehanièkoga mljevenja na svojstva ACP-a i
kompozita
Mehanièkim mljevenjem ACP-a pokušalo se smanjiti
velièinu aglomerata bez modificiranja površine ACP-a,
postiæi što intimniji kontakt ACP-a i smole te 
poboljšati raspršenje bioaktivnoga punila u 
kompozitnoj pasti. Cilj eksperimenata s foto-aktiviranom
EBPADMA/TEGDMA/HEMA (ETH smola), odnosno
EBPADMA/TEGDMA/HEMA/MEP; (ETHM smola) bio je
pripraviti kompozite s nemljevenim (am-ACP) i mljevenim
(m-ACP) punilom i usporediti njihova mehanièka svojstva,
WS i kinetiku otpuštanja iona. Radna je pretpostavka da  æe
m-ACP kompoziti biti mehanièki stabilniji, ali je otvoreno
pitanje u kojoj mjeri æe niža WS utjecati na proces transfor-
macije ACP-a, odnosno koncentraciju mineralnih iona u
otopini. Rezultati su sažeti u Tablici 7.
Prosjeèni promjer ACP èestica mljevenjem je smanjen cca 85
% (sa (6,4 ± 0,7) μm na (0,9 ± 0,2) μm) a da pri tome nije
došlo do strukturnih promjena (FTIR i XRD spektar). Prom-
jene u velièini èestica dodatno su potvrðene SEM-om. Kao
posljedica boljega dispergiranja m-ACP u smoli, poveæana je
BFS m-ACP kompozita, posebice nakon imerzije u vodenim
otopinama. I s m-ACP kompozitima postignuta je zadovo-
ljavajuæa prezasiæenost vodenih otopina obzirom na HAP.
Termodinamièka stabilnost tih otopina izražena je kao Gibbs-
ova slobodna energija (63):  
ΔG0 = - 2,303(RT/n)ln(IAP/Ksp)               (7)
gdje IAP predstavlja ionski aktivitetni produkt za HAP, Ksp je
odgovarajuæa konstanta produkta topljivosti HAP-a, R je ide-
alna plinska konstanta, T je apsolutna temperatura i n je broj
iona u IAP (n=18). Mikro-FTIR analizom (22) pokazano je
da je smanjena WS u m-ACP kompozitima rezultat daleko
manjega broja površinskih defekata (praznina) u usporedbi s
am-ACP kompozitima.
3.3. Utjecaj sastava smola na fizièko-kemijska svojstva
kopolimera i kompozita
Utjecaj sastava organske matrice na DVC, WS, BFS, PS i
remineralizacijski potencijal ispitan je u kompozitima 
koji su naèinjeni od smola s molarnim omjerom
EBPADMA:TEGDMA izmeðu 0,50 i 0,13 uz molarni omjer
HEMA:MEP=4,28 (ETHM0.50, ETHM0.33, ETHM025 i
ETHM0.13; fotoinicijator IRGACURE 1850), te od smola s
molarnim omjerom EBPADMA:TEGDMA izmeðu 0,50 i
1,35 uz molarni omjer HEMA:MEP=8.26 i am-ACP, odnos-
no m-ACP (ETHM0.50*, ETHM0.85 and ETHM1.35: sustav
za iniciranje foto-polimerizacije CQ i 4EDMAB). Rezultati
su sažeti na Slici 11 (a-e). Promjena sastava smola temeljenih
na EBPADMA nije znaèajno utjecala na DVC, WS I BFS
kompozita. Neovisno o formulaciji smole, prezasiæenost
otopina (remineralizacijski potencijal) u svim je sustavima
bila znaèajno viša od termodinamièkoga minimuma
potrebnog za taloženje HAP-a (ΔG0 < 0). PS ETHM kom-
pozita pokazuje trend porasta sa smanjenjem molarnoga
omjera EBPADMA/TEGDMA u smoli, što upuæuje na to da
je PS najvjerojatnije kontroliran relativnim sadržajem
visoko-molekularnoga EBPADMA monomera u smjesi. U
kompozitima s m-ACP-om izmjeren je viši DVC i BFS
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TABLICA 7.
Rezultati analize velièina èestica am-ACP-a i m-ACP-a, BFS nakon 30 dana imerzije u otopini NaCl, WS pri 75 % relativne
vlage i remineralizacijski potencijal kompozita. Navedene su srednje vrijednosti i standardno odstupanje (u zagradi). Broj
uzoraka n  $ 7 (dm, SSA, BFS i WS), te n =3 (IAP, ΔG0). Smola: aETH; bETHM
TABLE 7. 
Particle size, BFS after 30 days of immersion in NaCl solution, WS at 75 % relative humidity and remineralization potential
of the composites. Indicated are mean values with standard deviation (in parenthesis). Number of specimens n  $ 7 (dm,
SSA, BFS and WS), and n =3 (IAP, ΔG0). Resin: aETH; bETHM.
(ETHM0.50* - ETHM0.85* – ETHM1.35* niz). Poboljšanje
svojstava i u ovom je sluèaju posljedica homogenije raspod-
jele m-ACP u kompozitu (22). 
DVC se koristi kao posredni pokazatelj vjerojatnosti ispuš-
tanja neizreagiranih monomera i degradacijskih produkata u
oralni medij. Eksperimentalne smole u kojima su Bis-GMA,
EBPADMA i/ili UDMA korišteni kao bazièni monomeri (11,
12, 20, 64, 65) u pravilu postižu DVC od 70 % ili više. Tip-
iène vrijednosti DVC-a najèešæe upotrebljavanih Bis-
GMA/TEGDMA smjesa su od 55% do (vrlo rijetko) 75%
(66). U tro-komponentnim i èetvoro-komponentnim formu-
lacijama s HEMA monomerom (11,12,62,63,67), visoke
DVC vrijednosti pripisuju se visokoj difuzivnosti HEMA
monomera (efekt raste s porastom sadržaja HEMA u smoli).
Oèekivani porast DVC-a u UDMA formulacijama (zbog
manje viskoznosti i veæe fleksibilnosti UDMA molekula i
smanjenoga nastajanja vodikovih veza) nije zabilježen u
usporedbi s Bis-GMA smolama (11,12). Znaèajno je, meðu-
tim, da je u UDMA formulacijama smanjenje DVC-a u kom-
pozitima u usporedbi s kopolimerima bitno manje (# 5%)
negoli u Bis-GMA and EBPADMA formulacijama (# 14%).
Buduæi je PS direktno proporcionalno DVC-u, nije iznenaðu-
juæe da u ACP kompozitima u kojima DVC doseže skoro 
87% PS istovremeno naraste i do 8 vol %. Nepoželjna
posljedica tako visokoga PS-a jesu promjene u mikro-strukturi
kompozita koje dovode do porasta unutarkompozitnih
napetosti, deformacija na meðupovršini kompozit/zub i, u
konaènici, propusnosti restoracije. PS vrijednosti eksperimen-
talnih ACP kompozita na gornjoj su granici PS vrijednosti
komercijalnih “tekuæih” kompozita (engl. flowable compos-
ites) i koincidiraju s donjom granicom PS adhezivnih smola
(6,0%, odnosno 6,7%; (68). Gledajuæi samo PS vrijednosti,
nameæe se potreba reformuliranja smola s ciljem da se smanji
njihovo skupljane pri polimerizaciji. Jedan od moguæih alter-
nativnih pristupa bilo bi korištenje monomera koji nemaju
metakrilatnu strukturu (69) i/ili uporaba ciklièkih monomera
koji se pri polimerizaciji otvaraju (70). Privlaèna je takoðer i
potencijalna uporaba organskih aditiva koji induciraju nasta-
janje gel struktura u nizu organskih monomera, odnosno
polimera. Efekt jednog takvog organogelatora, dibenziliden
sorbitola (DBS), testiran je u EBPADMA smolama (71).
Pokazano je da se ugradnjom DBS-a zaista može znaèajno
smanjiti PS bez da se istovremeno negativno utjeèe na DVC,
odnosno smanjuje biokompatibilnost smola. 
U svim smolama s relativno visokim sadržajem HEMA prob-
lem je negativan efekt tog monomera niske molekulske mase
na PS i PSS.  Rješavanju tog problema pristupilo se dvojako:
1) zamjenom HEMA s oligomernim UDMA/poli(etilen
glikol)-UDMA (PEG-U) ko-monomerom u UDMA smola-
ma, te 2) zamjenom HEMA s izomerom etil "-hidroksimeti-
lakrilatom (EHMA) u Bis-GMA smolama. Ugradnjom PEG-
U u UDMA smole poveæan je DVC bez negativnoga utjecaja
na PS, PSS i BFS. S druge strane, smole s EHMA imaju
manju sorpciju vode uz nepromijenjeni DVC i kinetiku
otpuštanja iona u suporedbi s HEMA formulacijama. Stoga se
oba monomera (PEG-U i EHMA) mogu koristiti kao pogod-
na zamjena za HEMA u dentalnim materijalima (72). 
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SLIKA 11. a, b, c
DVC (a), PS (b) i WS (c) kompozita, prezasiæenost vodenih otopina (ΔG0; d) i mehanièka svojstva mokrih uzoraka (BFS; e).
Prikazane su srednje vrijednosti ± standardno odstupanje. Broj uzoraka: n = 3 (PS), n = 4 (ΔG0), n = 5 (WS, BFS) i   $ 6 (DVC)
FIG. 11. a, b, c
DVC (a), PS (b) and WS (c) of composites, saturation of the aqueous solutions (ΔG0; d) and the mechanical properties of
wet samples (BFS; e). Presented are mean values ± standard deviation. Number of samples: n = 3 (PS), n = 4 (ΔG0), n = 5
(WS, BFS) and  $ 6 (DVC)
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SLIKA 11. d, e
DVC (a), PS (b) i WS (c) kompozita, prezasiæenost vodenih otopina (ΔG0; d) i mehanièka svojstva mokrih uzoraka (BFS; e).
Prikazane su srednje vrijednosti ± standardno odstupanje. Broj uzoraka: n = 3 (PS), n = 4 (ΔG0), n = 5 (WS, BFS) i   $ 6
(DVC)
FIG. 11. d, e
DVC (a), PS (b) and WS (c) of composites, saturation of the aqueous solutions (ΔG0; d) and the mechanical properties of
wet samples (BFS; e). Presented are mean values ± standard deviation. Number of samples: n = 3 (PS), n = 4 (ΔG0), n = 5
(WS, BFS) and  $ 6 (DVC)
Uz materijalne faktore (vrsta i sadržaj punila, vrsta i sastav
smole, naèin polimerizacije) na PS, modul elastiènosti i PSS
kompozitnih materijala utjeèe i naèin na koji se materijal pro-
cesira. Iako je PSS foto-polimeriziranih dimetakrilatnih sus-
tava opsežno istraživan (68,73-79), razumijevanje kinetike
PS-a i PSS-a još uvijek je nepotpuno. Jedan od parametara
koji neposredno utjeèe na stabilnost restoracije je faktor kon-
figuracije šupljine (engl. cavity configuration ili C factor;
(80-82). Da bismo ispitali dovodi li poveæanje kontaktne
površine (manji C faktor) do smanjenja PSS-a kroz poveæan-
je plastiène deformacije za vrijeme polimerizacije prije nego
što se postigne toèka geliranja (81), prouèavan je utjecaj C
faktora na PSS u eksperimentalnom ACP kompozitu i tip-
iènom komercijalnom kompozitu punjenom staklom (TPH).
Visina (h) nepolimeriziranih cilindriènih uzoraka kompozita
varirana je od 0,5 mm do 3,75 mm što odgovara vrijednosti-
ma C faktora od 6,0 do 0,8. Za kvarcni štapiæ promjera 2r i
visinu uzorka h, C faktor izraèunat je kao omjer vezane
površine kompozita (silanizirani krajevi štapiæa = baze cilin-
dra) i nevezane površine (oplošje cilindra bez baza) prema
izrazu:
C factor = 2r2B/2rhB = r/h                   (8)
Kompozitni uzorci su polimerizirani svjetlom i PSS je mjeren
nakon 60 min. Izmjerene PSS vrijednosti (PSSmjer) za uzorke
razlièite visine su normalizirane (PSSnorm) obzirom na masu
kontrolnoga sustava s h = 2,25 mm (C faktor = 1.33) prema
izrazu:
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PSSnorm = PSSmjer . (hkontrol/hvarijabla)          (9)
PSSmjer i PSSnorm podaci za Bis-GMA/TEGDMA (BT)/ACP
i TPH kompozit prikazani su na Slici 12. 
U ispitivanom podruèju C faktora (0,8 – 6,0), vrijednosti
SLIKA 12. 
PSSmjer (srednja vrijednost + SD; n = 3) te odgovarajuæe PSSnorm za BT/ACP i TPH kompozite kao funkcija visine uzorka, h
FIG. 12. 
PSSmeas (mean value + SD; n =3) and the corresponding PPSnorm for BT/ACP and TPH composites as a function of sample
high, h
PSSmjer za BT/ACP kompozit [(5,80 – 6,96) MPa] bile su pri-
bližno dvostruko više od PSSmjer za TPH kompozit [(2,78 –
3,37) MPa]. Rasipanje rezultata bilo je znatno manje za TPH
u usporedbi s BT/ACP uzorcima [SD (0,05 – 0,19) MPa
prema (0,06 – 0,68) MPa]. Dok se PSSmjer ne može korelirati
s visinom uzoraka kompozita, PSSnorm opada s porastom
visine uzoraka prema izrazima (R2 je koeficijent korelacije):
SLIKA 13.
Smièna èvrstoæa vezanja (SBS) am-ACP-a i m-ACP-a Bis-GMA/TEGDMA/HEMA/ZrDMA (BTHM smola) kompozita u
usporedbi s kontrolnim kompozitom punjenim sa Sr staklom. Uzorci uronjeni 30 dana u otopinu NaCl. Standardna devijacija
rezultata: # 4,43 MPa, # 6,21 MPa# 4,04 MPa za uzorke s am-ACP-om, m-ACP-om odnosno Sr-staklom.
FIG. 13. 
Shear bond strength (SBS) of am- and m-ACP Bis-GMA/TEGDMA/HEMA/ZrDMA (BTHM resin) composites in compari-
son with the control composite filled with Sr glass. Samples were immersed for 30 days in NaCl solution. Standard deviation
of results: 4.43 MPa, # 6.21 MPa# 4.04 MPa for the samples with am-ACP, m-ACP and Sr-glass, respectively. 
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(ACP kompozit) PSSnorm = 28,3.e-0.58h (R2 =0,9542)
(10)
(TPH kompozit) PSSnorm = 14,5.e-0.61h (R2 =0,9680).
(11)
PSSnorm i C faktor pokazuju linearnu ovisnost prema jed-
nadžbama:
SLIKA 14. 
Remineralizacija (pozitivne vrijednosti )()Z); %) ili gubitak minerala (demineralizacija = negativne vrijednosti )()Z); %)
u uzorcima goveðih (a), odnosno ljudskih zuba (b) tretiranih s razlièitim kompozitima i u kontrolnim skupinama (bez kom-
pozita) nakon ciklièkih promjena pH (vidi sekciju 2,4.). Prikazane su srednje vrijednosti + standardno odstupanje rezultata.
Broj analiziranih uzoraka u eksperimentalnim skupinama: 51 # n # 68 (a) i  8 # n # 30 (b)
FIG. 14. 
Remineralization (positive values )()Z); %) or mineral loss (demineralization = negative values )()Z); %) in bovine (a)
and human (b) teeth specimens treated with different composites and in the control group (without composite) after cyclic
pH changes (see section 2,4). Presented are mean values + standard deviation of the results. Number of analyzed samples in
experimental groups: 51 # n # 68 (a) i  8 # n # 30 (b)
a
b
(ACP kompozit) PSSnorm = 4,28 x C factor + 1,05 (R2 =
0,9923)                (12)
(TPH kompozit)  PSSnorm = 2,13 x C-factor + 0,20 (R2 =
0,9903).               (13)
Rezultati jasno pokazuju da je pri razmatranju PSS u kom-
pozitnim materijalima nužno uzeti u obzir utjecaj C faktora te
koliko pri tome mogu biti korisna tenziometrijska mjerenja. 
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3.4. Adhezivnost eksperimentalnih ACP kompozita
Da bi se ispitao utjecaj vodenoga medija na ad-
hezivnost experimentalnih ACP kompozita, Bis-
GMA/TEGDMA/HEMA/ZrDMA smola je pomiješana s am-
ACP, m-ACP, odnosno Sr staklom. Smièna èvrstoæa vezanja
(SBS) na dentin kompozitnih uzoraka mjerena je nakon 24
sata, 14 dana i 30 dana stajanja u vodenom mediju. Odstu-
panje SBS vrijednosti ACP kompozita u usporedbi s kontrol-
nim kompozitima punjenim Sr staklom [(16,6 ± 4,4) MPa i
(14,3 ± 6,2) MPa prema (16,7 ± 4,0) MPa] (Slika 13); (83)
statistièki nije znaèajno. 
SBS test na uzorcima ljudskoga dentina korišten je i da bi se
provjerila adhezivnost am-ACP-a i m-ACP-a eksperimental-
nih kompozita formuliranih s ETHM1.35* smolom. Uzorci
su bili uronjeni u umjetnu slinu na 37°C i tako držani 6
mjeseci. SBS vrijednosti eksperimentalnih ortodontskih
adheziva i nakon 6 mjeseci bile su usporedive sa SBS vrijed-
nostima komercijalnoga adheziva (84).
3.5. In vitro remineralizacija s ACP kompozitima
Remineralizacijska efikasnost am-ACP/Bis-
GMA/TEGDMA/HEMA/ZrDMA (BTHZ), odnosno am-
ACP/EBPADMA/TEGDMA/HEMA/MEP (ETHM1.35*)
kompozita testirana je u dva odvojena istraživanja s uzorcima
cakline goveðih, odnosno ljudskih zubi. Rezultati su
prikazani na Slici 14 (a, b).  Obje ACP formulacije pokazale
su se efikasnijim od kontrolnih skupina. S ACP/BTHZ kom-
pozitom obnovljeno je približno 40% minerala dok je u kon-
trolnim skupinama zabilježena daljnja demineralizacija [(5,7
– 9,4)%]. S ACP/ETHM kompozitom (namijenjen za
ortodontsku uporabu) takoðer je obnovljeno više minerala
(14,4%) nego s kontrolnim kompozitom (4,4%). U kontrolnoj
skupini (bez remineralizacijskoga kompozita) dodatni
gubitak minerala iznosio je 55%. Posebno je znaèajan
podatak da remineralizacijsko djelovanje ACP kompozita
nije bilo ogranièeno na relativno usko podruèje ispod
površine cakline, veæ se proteže kroz cijelu leziju (53).
3.6. Citotoksiènost eksperimentalnoga ACP adheziva
Citotoksiènost eksperimentalnoga EBPADMA/
UDMA/TEGDMA/HEMA kopolimera, m-ACP kompozita i
m-ACP punila usporeðena je s citotoksiènosti komercijalno-
ga ortodontskog adheziva (KOA) metodom ekstrakcije (57).
Dok stanice u meðudjelovanju s ekstraktima ACP punila,
kopolimera, kompozita, KOA i negativne kontrolne skupine
(bez ekstrakata) nisu pokazale nikakve morfološke promjene,
u prisutnosti površinski aktivnih tvari (pozitivna kontrolna
skupina) naðeni su tek stanièni ostaci. Približno jednak broj
stanica u sustavima izloženim ekstraktima ACP-a,
kopolimera, ACP kompozita i KOA upuæuje na njihovu pod-
jednaku citotoksiènost.  Kolorimetrijsko mjerenje aktivnosti
staniène dehidrogenaze (apsorbancija pri 450 nm) propor-
cionalna je aktivnosti hidrogenaze u stanici; Slika 15. to
potvrðuje. 
Umjereno smanjenje staniène aktivnosti u usporedbi s nega-
tivnom kontrolnom skupinom u ekstraktima ACP kompozita,
KOA i ACP-a [(27-32)%; razlike izmeðu te tri skupine nisu
SLIKA 15.
Životna aktivnost stanica (Wst-1 analiza; srednja vrijednost + standardno rasipanje) izloženih ekstraktima ACP kompozita,
komercijalnog adheziva, ACP-a i kopolimera, u usporedbi s negativnom i pozitivnom kontrolnom skupinom  (0,1 % površin-
ski aktivne tvari). Broj uzoraka u grupi n = 6
FIG. 15. 
Viability of cells (Wst-1 analysis; mean value + standard deviation) exposed to extracts of ACP composite, commercial
adhesive, ACP filler and copolymer in comparison with the negative and positive control group (0.1 % surfactant). Number
of samples n = 6/group
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statistièki znaèajne], te kopolimera (17%) najvjerojatnije je
posljedica djelovanja neizreagiranih monomera i/ili kompo-
nenata sustava za foto-polimerizaciju. Ne smije se, meðutim,
zanemariti ni potencijalni utjecaj iona kalcija (plus eventual-
no cirkonija) i fosfata (osloboðenih iz ACP punila i ACP
kompozita), odnosno fluorida (osloboðenih iz KOA) na
staniènu aktivnost. Za potpunije razumijevanje meðudjelo-
vanja izmeðu eksperimentalnih (i komercijalnih) kompozita i
stanica ubuduæe æe biti nužno identificirati i kvantificirati
organske i anorganske ione/molekule u ekstraktima tih mater-
ijala. 
4. ZAKLJUÈCI/SMJERNICE
Sustavna fizièko-kemijska karakterizacija ACP kompozita
nužna je kako bi se potpunije razumjelo složene odnose
izmeðu strukture ACP punila i sastavnih komponenata smola
te njihov utjecaj na svojstva kompozita. Buduæa istraživanja
bit æe usmjerena na formulaciju novih remineralizacijskih
materijala za endoncijsku primjenu koji bi osim zadovoljava-
juæe mehanièke stabilnosti trebali imati i poboljšanu biokom-
patibilnost. Pri tome æe specijalan naglasak biti na procjeni
bioloških rizika što potjeèu od toksiènosti individualnih kom-
ponenata (neposredni bio-rizik), odnosno mikrobiološke pro-
pusnosti restoracije (posredni bio-rizik). Planiranim klin-
ièkim ispitivanjima, prethodit æe opsežna testiranja citotok-
siènosti u okviru kojih æe se pored morfološke karakterizaci-
je i životne aktivnosti odrediti i integritet staniènih membrana
i nekroza stanica u prisutnosti ACP kompozita.
Opovrgnuæe 
Komercijalni materijali i instrumenti identificirani u ovome
èlanku navedeni su iskljuèivo u svrhu pojašnjenja eksperi-
mentalnih postupaka. Njihovo identificiranje ni u kom sluèa-
ju ne znaèi da su upravo ti materijali, odnosno ureðaji najbolji
za opisana istraživanja niti ih Amerièko dentalno udruženje i
Nacionalni institut za standarde i tehnologiju u te svrhe izrièi-
to preporuèuju. 
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Dodatak/Appendix
Popis kratica, izvedenih iz engleskih naziva, koje su
korištene u èlanku
List of acronyms used throughout the manuscript
· ACP = amorfni kalcij fosfat; amorphous calcium phosphate
· am-ACP = izvorni ACP; as made ACP
· ANOVA = analiza varijance; analysis of variance
· APTMS = 3-aminopropiltrimetoksi silan; 3-aminopropyl
trimethoxy silane 
· BFS = dvoosna savojna èvrstoæa; biaxial flexural strength
· Bis-GMA = 2,2-bis[p-(2-hidroksi-3-metakriloksipropok-
si)fenil] propan; 2,2-bis[p-(2-hydroxy-3-methacry-
loxypropoxy)phenyl]propane
· BPO = benzoil peroksid; benzoyl peroxide
· BTHZ = Bis-GMA/TEGDMA/HEMA/Zr-DMA resin; Bis-
GMA/TEGDMA/HEMA/Zr-DMA smola
· C-factor = faktor konfiguracije šupljine; cavity configura-
tion factor; 
· CP = kalcij fosfat; calcium phosphate
· CQ = kamforkinon; camphorquinone
· DCP = dikalcij fosfat; dicalcium phosphate 
· DCPD = dikalcij fosfat dihidrat; dicalcium phosphate dihy-
drate
· DHEPT = 2,2’-dihidroksietil-p-toluidin; 2,2’-dihydrox-
yethyl-p-toluidine
· dm =  srednji promjer; median diameter 
· DS = demineralizacijska otopina; demineralizing solution
· DVC = stupanj konverzije vinilnih funkcionalnih skupina;
degree of vinyl conversion
· EBPADMA = etokislirani bisfenol A dimetakrilat; ethoxy-
lated bisphenol A dimethacrylate
· EDMAB = etil-4-N,N-dimetilamino benzoate; ethyl-4-
N,N-dimethylamino benzoate
· EDTA = etilendiaminotetraoctena kiselina; ethylenedi-
aminotetracetic acid
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· EHMA = etil-"-hidroksimetakrilat; ethyl-"-hydrox-
ymethacrylate
· ETH = EBPADMA/TEGDMA/HEMA smola;
EBPADMA/TEGDMA/HEMA resin
· ETHM = EBPADMA/TEGDMA/HEMA/MEP smola;
EBPADMA/TEGDMA/HEMA/MEP resin
· EUTH = EBPADMA/UDMA/TEGDMA/HEMA smola;
EBPADMA/UDMA/TEGDMA/HEMA resin
· FAP = fluorapatit; fluoroapatite
· FTIR = Fourier-transform infracrvena spektroskopija;
Fourier-transform infrared spectroscopy
· FTIR-m = FTIR mikrospektroskopija; FTIR microspec-
troscopy
· )G0 = Gibbsova slobodna energija; Gibbs free energy
· HAP = hidroksiapatit; hydroxyapatite
· HEMA = 2-hidroksietil metakrilat; 2-hydroxyethyl
methacrylate
· HEPES = 4-(2-hidroksietil)-1-piperazinetan sulfonska
kiselina; 4-(2-hydroxyethyl)-1-piperazineethanesulfonic
acid
· IAP = ionski aktivitetni produkt; ion activity product
· IRGACURE 1850 = komercijalni fotoinicijator; commer-
cial photoinitiator system 
· KOA = komercijalni ortodontski adheziv; commercial
orthodontic adhesive
· m-ACP = usitnjeni ACP; milled ACP
· MEP = metakriloiloksietil ftalat; methacryloyloxyethyl
phthalate
· MPTMS = metakriloksipropil trimetoksi silan; methacry-
loxypropyl trimethoxy silane 
· NIR = spektroskopija u bliskom infracrvenom podruèju;
near infrared spectroscopy
· OCP = oktakalcij fosfat; octacalcium phosphate
· PAA = poli(akrilna kiselina); poly(acrylic acid)
· PEG-U = uretan dimetakrilat s ugraðenim poli(etilen
glikolom); poly(ethylene glycol) extended urethane
dimethacrylate
· PEO = poli(etilen oksid); poly(ethylene oxide)
· PMGDMA = piromelitièni glicerol dimetakrilat; pyromel-
litic glycerol dimethacrylate
· PS = skupljanje pri polimerizaciji; polymerization shrink-
age
· PSA = analiza velièine èestica; particle size analysis
· PSS = napetost uzrokovana polimerizacijom; polymeriza-
tion stress
· RH = relativna vlažnost; relative humidity
· RS = remineralizacijska otopina; remineralizing solution 
· SBS = smièna èvrstoæa vezanja; shear bond strength
· SEM = pretražna elektronska mikroskopija; scanning elec-
tron microscopy
· SD = standardno odstupanje; standard deviation
· SSA = specifièna površina; specific surface area
· TCP = trikalcij fosfat; tricalcium phosphate 
· TEGDMA = tri(etilenglikol) dimetakrilat; tri(ethylenegly-
col) dimethacrylate
· TGA = termogravimetrijska analiza; thermogravimetric
analysis
· TPH = komercijalni kompozit s punilom na bazi stakla;
commercial glass-filled composite
· TRITON-100 = komercijalna neionska površinski aktivna
tvar; commercial nonionic surfactant
· TWEEN-80 = komercijalna neionska površinski aktivna
tvar; commercial nonionic surfactant 
· UDMA = uretan dimetakrilat; urethane dimethacrylate
UPHM = UDMA/PEG-U/HEMA/MEP smola;
UDMA/PEG-U/HEMA/MEP resin
· WS = adsorpcija vode; water sorption
· XRD = rentgenska difrakcija ; X-ray diffraction
· )Z = sadržaj minerala u leziji; mineral content of the lesion
· ZrDMA = cirkonil dimetakrilat; zirconyl dimethacrylate
· ZONYL FSN = komercijalna neionska površinski aktivna
tvar; commercial nonionic surfactant
· ZONYL FSP = komercijalna anionska površinski aktivna
tvar; commercial anionic surfactant
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DENTAL COMPOSITES BASED ON AMORPHOUS CALCIUM PHOSPHATE
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Paffenbarger Research Center, American Dental Association Foundation,
National Institute of Standards and Technology, Gaithersburg, MD 20899, USA
Review
ABSTRACT
Bioactive, polymeric dental composites containing amorphous calcium phosphate (ACP) have tremendous appeal due to (1)
their potential to arrest demineralization and/or even remineralize defective tooth structures and, (2) their biocompatibility. For
the last decade our group has systematically investigated structure/composition/property relationships of ACP-filled 
polymeric composites in order to develop strategies that better control dispersion of ACP in polymer matrices and increase our
understanding of how the structure of the polymer and filler phases, especially the complex interaction(s) occurring at the
ACP/organic matrix interphase, affect such critical properties of these composites as ion release and mechanical strength. The
extensive physicochemical, mechanical and biological studies of ACP composite materials described in this review illustrate
how monomer/polymer molecular structure and filler/matrix interactions affect critical properties and the overall performance
of these materials.
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